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摘要    本文给出了左心室多尺度模拟的整体框架：利用改进的 Level Set模型来分割心脏核磁共振图像，进
而可获得三维左心室计算模型；采用 Holzapfel-Ogden 非线性各向异性模型来模拟左心心肌的被动力学响
应；优化带激励电流项的 Fenton-Karma 细胞尺度的电势模型来模拟左心室器官的主动收缩过程．再基于推
广的 Immersed Boundary 法，我们把上述左心室的被动弹性响应、主动收缩过程与血液流动进行流固耦合计
算．文中给出了左心室在舒张末期、收缩末期的数值结果，与临床测量和前人所得结果相吻合，验证了本文
方法的有效性． 
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1 引言 
心脏疾病是世界范围内影响人类寿命和生活质
量的最主要疾病之一．对心脏功能进行数学建模和
力学仿真[1-6]，对心脏疾病的早期检测和预防具有指
导意义，对于心脏病的治疗和减少其发病率、死亡
率也是至关重要的． 
心 脏 核 磁 共 振 图 像 （ Cardiac Magnetic 
Resonance，CMR）能够提供高分辨率、高品质的图
像，对心脏的解剖结构和功能进行准确的描述，是
心脏疾病诊断的重要辅助手段，对心血管疾病的早
期无创诊断和准确预后评估具有重要意义 [7]．而
Level Set 方法已被广泛地应用于医学图像分割等领
域[8,9]，其中比较经典的方法是 Chan 的主动轮廓线方
法[10]和 Li 的无重新初始化方法[11]．本文将基于改进
的 Level Set 方法来分割 CMR 图像，进而可获得相
应三维计算区域重构． 
Immersed Boundary（IB）法则主要用于解决弹
性固体浸入粘性不可压流体对应的流固耦合问题
[12]：弹性结构定义在拉格朗日坐标系，而流体粘
性、动量和不可压条件则定义在欧拉坐标系，最后
两个坐标系下的变量通过狄拉克 Delta 函数的积分变
换来实现耦合．在[13]中 Griffith 和 Luo 提出了基于
有限元离散的 IB 模型（IB/FE），使得 IB 方法在实
施过程中，不再要求拉格朗日坐标系下的网格比欧
拉坐标系下的网格更加细密，而且非线性超弹性体
能量方程能够应用于有限元离散结构体模拟．本文
将基于[13, 14]中 IB/FE 方法来模拟左心室从舒张末
期到收缩末期这个过程．其中，左心室的被动响应
将基于 Holzapfel-Ogden（HO）非线性各向异性模型
[1]．左心室的主动收缩应力则通过优化带激励电流项
的 Fenton-Karma （ FK-S ）细胞 电势 模型 [15] 和
Niederer-Hunter-Smith（NHS）模型[16]来模拟． 
基于上述方法，本文最终给出了关于左心室多
尺度模拟的整体框架，成功模拟了个性化的左心室
从舒张末期到收缩末期对应的心脏力学行为．通过
与基于 CMR 图像的结果和前人已有结果相比较，验
证了本文方法的可行性和有效性． 
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2 左心室计算模型的建立 
为了进行相关力学计算，本文将基于一个健康
人类心脏舒张早期的 CMR 图像（University of 
Glasgow 提供），先分割出左心室的内、外壁边界，
再进行三维重构。在舒张早期（在等容舒张之后），
二尖瓣刚刚打开，此时左心室内压力最低，其形状
可近似认为接近于零载荷下的形态[2]。采用[17]中改
进的 Level Set 图像分割模型（请见附录 A 中的 A5
式）便可完成左心室一系列 CMR 图像中的内、外壁
的分割（请见图 1(a)）．将一系列分割结果先后导入
SolidWorks 和 Abaqus，最终可获得如图 1(b)所示的
左心室计算模型。 
(a)
     
                  （a）                   （b） 
图 1 左心室的模型重构：(a)分割结果; (b)相应计算模型 
 
为了计算左心室的被动弹性响应和主动收缩，
还需要利用[18]中的方法来生成相应的心肌纤维方向
和片层方向．从左心室内壁到外壁，心肌纤维旋转
角为-60o到 60o，片层角度变化范围是-45o到 45o． 
3 基于 IB/FE方法的宏观多物理场模拟 
为了模拟左心室舒张期、收缩期对应的流固耦
合过程，IB/FE 被用来模拟耦合过程．假定该流固耦
合系统所在的计算区域为  ，结构体（左心室）所
在的区域为 E ．  ),,(
321
xxxx 为给定的物理
（欧拉）坐标， EXXX  ),,(
321
X 为左心室
（拉格朗日）坐标．给定如下映射   tE ,:χ ，
t 时刻结构体所在节点 X 对应的物理坐标即为
 t,Xχ ，则 t 时刻左心室对应的物理区域就是
   tEte ,: χ ，而剩余区域即为流体（血液）所
在区域，记作    tt ef  : ． 
该流固耦合系统对应的控制方程如下[13,19]： 
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其中  、  、  t,xu 、  tp ,x 分别是流体密度、粘
性、速度场和压力，   


 t
tDt
D
,xu 为欧拉材
料导数，  te ,xf ，  ,
e
tF X 为弹性体产生的欧拉应
力 密 度 和 拉 格 朗 日 应 力 密
度．        
321
xxx  x 为三维狄拉克 Delta 函
数． 
在计算中，我们采用有限差分方法离散欧拉方
程(1)和(2)，同时采用有限元方法离散拉格朗日方程
(3)．为使用标准有限元方法，引入方程(3)的弱解形
式如下： 
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 (5) 
 XN 为 E 的单位外法线方向，  te ,XP 为第一
Piola-Kirchhoff 应力张量, ( )V X 为任意拉格朗日试函
数，并假定在 E 上不等于零． 
根据文献[13,19,20]，整个流固耦合系统的柯西
应力可以表述为 
e
fo r    
( , ) [ ( ) ]
0     /
e
T
e
x
x t p 
  
       
 
σ
σ I u u  
(6) 
其中 [ ( ) ]
T
p     I u u 类似流体应力，同时存
中国科学: 物理学 力学 天文学 
 
 
在于流体和固体中， I 为单位阵，
e
σ 为固体（心
肌）应力，含被动和主动收缩应力，可表述为 
e 1 e T
J
σ P F                          (7) 
其 中 XχF  为 固 体 形 变 梯 度 张 量 ，
 FdetJ ．另外，
ape
σσσ  ，其中
p
σ 为被动
弹性响应应力，
a
σ 为主动收缩应力．需要指出的是
e
σ 并不是总的固体应力，而应为如方程(6)描述，即 
e
( , ) [ ( ) ]
T
x t p       σ I u u σ      (8) 
从方程(6)中可知，左心室心肌纤维视作超弹性
粘性不可压材料，和流体具有相同的 mlg0.1
和 cP05.0 ．需要指出的是这样的假定有利于数
值实现，但并不是必须的，IB/FE 方法可以处理空间
不同密度和粘度[21]．此外在我们的模型中，心肌纤
维的密度非常接近血液密度，同时 [ ( ) ]
T
   u u
远小于
e
σ ，因此相同的  和  对于计算结果的影响
可忽略． 
心肌的被动弹性响应能用 HO 模型对应的超弹
性应变能泛函W 来描述[1]： 
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其中 a 、 b 、
i
a 、
i
b （ fssfi ,, ）为 8 个材料参
数．  CtrI 
1
，其中 FFC
T
 为右柯西-格林形变
张 量 ．  1,max
~
44 ii
II  （ sfi , ） ，
ffCff 
004
T
f
I 、 ssCss 
004
T
s
I 、
0
Fff  、
0
Fss  ，而  Xff
00
 、  Xss
00
 分
别为参考坐标系下心肌纤维和片层方向的单位向
量，
f
I
4
、
s
I
4
分别为心肌纤维和片层方向拉伸
f
 、
s
 的平方．此外， sfCsf 
008
T
fs
I ． 
基于上述W ，可以得到修正被动弹性响应应力
（ 即 第 一 Piola-Kirchhoff 应 力 ） 张 量
  TIbp
ae
W 

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 F
F
P
3
1 ，
  TIb
ae

F
3
1 的作用是使
得在初始状态下 IF  ， 0
p
P
[20]．相应的被动弹
性响应应力即为 
 
IF
F
σ
311 1  



IbTp
aeJ
W
J         (10) 
其中．而主动收缩应力张量为
00
fFfP  JT
a ，相
应的主动收缩应力即为 
ffσ  T
a
                       (11) 
其中  tT ,X 为主动收缩力，与心肌纤维拉伸
f
 、
变化率
t
f

 
以及细胞内钙离子浓度  
i
Ca
2
有关，
详见下节． 
4 基于细胞尺度的主动收缩力 
4.1 FK细胞尺度电势模型与钙离子浓度 
Fenton 和 Karma 于 1998 年提出了描述细胞电势
演化过程的模型[15]，为了和经验数据吻合，本文引
入了激励电流项，得到如下 FK-S 模型： 
       tJwuJuJvuJ
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
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c
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21
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(13) 
     







w
c
w
c
uuwHuuHw
t
w
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1
  (14) 
其中 
      
cc
fim
fi
uuHuuu
gC
v
vuJ  1;
为标准化的去极化快内向电流（对应钠离子电流为
 
0
VVCJI
fimfifi
 ）； 
     
c
r
cso
uuHuuH
u
uJ 

1
0
为标准
化 的 复 极 化 慢 外 向 电 流 （ 对 应 钾 离 子 电 流
 
0
VVCJI
fimsoso
 ）； 
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     si
c
si
si
uuk
w
wuJ  tanh1
2
;

为平衡
 uJ
so
的标准化的慢内向电流（对应钙离子电流
 
0
VVCJI
fimsisi
 ）； 
  
0
VVCIJ
fimstimstim
 为标准化的激励电
流（其中






)5.1(0
)5.1(29
mstmV
mstmV
I
stim
）； 
而    
00
VVVVu
fi
 为无量纲电势（V 为
细胞膜电势）， v 、 w 分别为钠离子、钙离子对应的
门限变量．其他参数说明如下：
m
C 为细胞膜电量，
0
V 为剩余电势，
fi
V 为 Nernst 电势，
c
u 、
v
u 、 si
c
u
为标准化电势阀值，
0
 、
r
 、
si
 、 
1v
 、 
2v
 、

v
 、 
w
 、 
w
 为各种时间常数， k 、
fi
g 为常数． 
将上述钙离子电流
si
I 代入以下模型[22]： 
 
  
isi
i
CaI
dt
Cad 


277
2
1007.010  (15) 
可得钙离子浓度  
i
Ca
2
的演化规律． 
4.2 参数优化 
文献[23]中给出了  
i
Ca
2
演化的经验曲线，本
文将优化上述 FK-S 模型的参数，使所得
si
I 代入(11)
算出的  
i
Ca
2
演化曲线与经验曲线尽可能吻合．从
si
J 的表达式可以看到，标准化的钙离子电流与
si
 、 k 、 si
c
u 这 3 个参数直接相关，与 
w
 、 
w
 、
c
u 这 3 个参数间接相关．本文基于[24]中遗传 Hide-
Seek 优化算法，获得 3 参数（
si
 、 k 、 si
c
u ）优化
模型 FK-S1 和 6 参数（ 
w
 、 
w
 、
c
u 、
si
 、 k 、
si
c
u ）优化模型 FK-S2，优化结果见表 1．相对于
 
i
Ca
2
的经验曲线，FK-S1、FK-S2 模型基于无穷
范数的相对误差分别为 0.2003、0.1091，如图 2(a)所
示． 
 
表 1  模型参数 
 
FK 模
型 
FK-S1 模
型 
FK-S2 模
型 
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m
  1 1 1 
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0
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
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c
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图 2 心肌细胞电势力学模型比较：(a)单个心动周期
内的钙离子浓度曲线; (b)单个心动周期主动收缩力曲线 
 
4.3 主动收缩力的计算 
根据文献[16]，心肌细胞产生的主动收缩力是基
于心肌纤维拉伸
f
 、其变化率
t
f

 
以及细胞内钙离
子浓度  
i
Ca
2
的函数。首先基于上述所得细胞内钙
离子浓度，可得如下肌钙蛋白钙离子浓度  
tr
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的
演化模型： 
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2
2
max_
22
2
(16) 
其 中  111 0 0  sMk
on
 为 结 合 率 ，
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





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ref
refoffoff
T
T
kk
0
_
1

为 非 结 合 率 ，
 1
_
20

 sk
refoff
为无主动收缩力情况下的非结合
率，T 为前述主动收缩力，  0.2
0
 为模型参数，
ref
T 为剩余肌节长度处的最大主动收缩力．而原肌
球蛋白钙离子浓度 z 满足如下方程： 
 
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n
n
r
r
n
halftr
tr
Kz
z
zz
Ca
Ca
dt
dz














2
1
_
2
2
0
1


   (17) 
其中 
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Ca
为 半 激 活 状 态 下 的 肌 钙 蛋 白 浓 度 ， 而
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均为模型参数．等容积收
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而  85.0
p
z 为 模 型 参 数 ． 再 给 定 关 于
 3,2,1iQ
i
的方程： 
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dt
d
A
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
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其 中  29
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A 、  138
2
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A 、
 1
1
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2
130

 s 、  1
3
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型参数．最终，T 可由下式给出： 
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T (19) 
为了进一步验证 FK-S1、FK-S2 模型的优劣，现
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取 定 T 的 初 值 为 0kPa ， 15.1
f
 ，
15.0
dt
d
f

， kPaT
ref
2.56 ，则可得 NHS 模
型[18]中T 的经验曲线．相较之下，FK-S1、FK-S2 模
型所得的 T 基于无穷范数的相对误差分别为
0.0807、0.0339，如图 2(b)所示．综上所得，可知
FK-S2 模型与经验结果更为吻合．本文将采用更为
准确的 FK-S2 模型来计算钙离子浓度，将上述左心
室计算模型节点处的
f
 代入上述公式即可获得相应
的主动收缩力 T ，进而获得到左心室所产生的主动
收缩应力
a
σ ．由于上述方程中的参数来自于动物实
验，所计算的 T 不能直接用于人类心肌，需要在公
式(11)中引入额外的一个参数
scale
T 被引进，如下 
ffσ  TT
scale
a
                     (20) 
scale
T 的取值需要针对不同的心脏模型优化．另外，
由于假定器官内（左心室）  
i
Ca
2
在空间上分布均
匀[15]，那么基于细胞尺度算出的
a
σ 可直接转化为对
应网格节点处的
a
σ ．下节的数值结果验证了这种假
设的合理性． 
5 边界条件以及数值实现 
在心底平面，长轴方向和圆周方向位移为零，
仅允许径向运动，其它区域可自由变形，包括心
尖．心脏壁上采用无滑移边界条件，零压力边界条
件应用于整个计算流体区域边界．在计算过程中，
压力均匀加载于心脏内壁．考虑到在重构的心脏模
型中未包含左心房以及相关大血管，以及没有在体
的整个心动周期血液压力测量值，我们主要模拟左
心室在舒张和收缩末期的力学状态．首先，压力从 0
增加至舒张期末期压力（8mmHg，采用正常人的估
计），当左心室内腔容积等于相应临床测量值，压力
继续增加直至收缩期末期压力（150mmHg， 来自于
测量的大臂血压峰值），同时细胞内钙离子溶度增加
直至峰值，然后维持峰值水平不变，用来近似收缩
期末期心肌细胞内的动力学过程．对于健康左心
室，心电信号传导时间要快大于（40ms）力学收缩
过程（200-300ms），从而在本模型中，我们假定整
个左心室在同时收缩，而不考虑心电传导迟滞．此
外认为不同空间位置上的心肌细胞力学和电学行为
一致．这些假定被广泛应用在现今的心脏力学模拟
中[25]． 
整 体 计 算 流 体 区 域 大 小 为
cmcmcm 151515  ，离散网格 646464  ．目
前，由于在 IB/FE 数值实现过程中采用了显式有限
差分法，为了保证数值稳定性，需要采用小时间步
长（
4
1022.1

 s）．更多详细描述请见[13, 14]． 
如前所述，我们需要确定心肌组织的被动和主
动材料属性，即 a 、 b 、
i
a 、
i
b （ fssfi ,, ）和
scale
T ．首先，通过保证仿真结果中的左心室内腔容
积和临床测量值一致（误差小于 5%），可获得如下
合 理 的 参 数 ： k P aa 24.0 、 08.5b 、
kPaa
f
46.1 、 15.4
f
b 、 kPaa
s
87.0 、
6.1
s
b 、 kPaa
fs
3.0 、 3.1
fs
b ．随后，调整
sc a l e
T 通过模拟心脏收缩过程，为了使得模拟得到的
左心室内腔容积和临床测量值以达到一致（小于
5%），可得优化后的
scale
T 为 3.0． 
6 数值结果与分析 
基于前述多尺度、多物理场计算框架，本文成
功模拟了左心室在从舒张末期变化到收缩末期这一
动态过程．图 3(a)、(b)分别给出了左心室在舒张末
期 （ 压 力 为 8mmHg ）、 收 缩 末 期 （ 压 力 为
150mmHg）的位移与形变，相应的内腔容积分别为
136mL 和 64mL，这与基于 MR 图像所得的舒张末
期、收缩末期对应的室内容积 143mL 和 67mL 相吻
合（误差小于 5%）． 
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    （a） 
 
（b） 
图 3 左心室位移与形变：(a)舒张末期; (b)收缩末期 
 
从图 4 也可看出：不论是在舒张末期还是在收
缩末期，仿真得到的左心室内壁面（红色曲面）和
相应 CMR 图像所示内壁面所处位置基本重合，进一
步验证了本文相关模型假设和数值模拟方法的有效
性．但是从长轴方向的显示的结果（图 4(a)、(c)）
来看，仿真内壁面和真实内壁面在心尖处稍有偏
差，可能的原因是在计算过程中心底在长轴方向固
定，而在实际中心底存在较大长轴方向上的运动，
由于心包的限制，心尖的运动反而要小． 
图 5 给出了收缩末期左心室的主动收缩力
TT
scale
，由表 2 可知，主动收缩力的均值为 80±
20kPa，除心尖外，其在整个左心室计算区域内的分
布是相对均匀的。这样的分布预示心肌细胞在主动
收缩过程中的贡献是趋于均匀的，这符合人类健康
心脏功能，说明心脏可以最优的方式满足身体所需
血液的供应． 
 
  
  
图 4 左心室内壁面的计算结果和核磁共振图像的比
较：(a)舒张末期长轴方向的心脏内壁面重叠结果; (b) 舒张
末期短轴方向的心脏内壁面重叠结果; (c) 收缩末期长轴方
向的心脏内壁面重叠结果; (d) 收缩末期短轴方向的心脏内
壁面重叠结果 
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图 5 收缩末期左心室的主动收缩力(a)以及在不同切
面上的分布(b) 
 
表 2  左心室收缩末期的应变和主动收缩力均值 
 
均值 
主动收缩力 80±20kPa 
心肌纤维方向的应变 -0.166±0.0325 
周向应变 -0.16±0.04 
跨壁应变 0.377±0.18 
 
图 6 给出了收缩末期左心室的应变分布，除了
在心尖和心底有不均匀现象外，在其他部分的分布
是均匀的，这也符合健康人类心脏的应变分布规
律．表 2 给出了应变的均值，相应的变化范围与[26]
中的结果一致． 
 
 
图 6 收缩末期左心室的应变分布：(a)心肌纤维方向的
应变; (b) 在不同切面上的心肌纤维应变分布 
 
 
（a） 
（b） 
（a） 
（b） 
（a） 
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图 7 舒张(a)和收缩(b)过程中速度向量图 
 
图 7 描绘了左心室舒张和收缩过程中的速度分
布．在舒张时，血液通过左心房进入左心室直至心
尖．相应的，在收缩时，由于心室壁的收缩运动，
血液从整个左心室中推出流向整个身体．从图 7(b)
中可见，整个左心室中的血液（含心尖）都从心肌
纤维的收缩中获得流向全身的动能，无滞区流．然
而，由于模型中未包含左心房，动脉系统以及心脏
瓣，图 7 中的血液流动并不代表实际中心室内血
流． 
7 结  论 
本文给出来基于 CMR 图像的多尺度、多物理场
计算框架，模拟了健康人类的左心室在舒张末期和
收缩末期的力学行为．所得计算结果与基于 CMR 图
像的结果以及已有研究结果相符，既验证了本文方
法的有效性，同时也验证了文中模型从细胞尺度的
主动收缩过程到左心室的泵血功能这一过程的合理
性．接下来，我们将在此框架下研究心肌梗塞病人
的左心室力学表现，有望从中获得有临床应用价值
的结果．同时，在左心室计算模型上需要更进一步
的改进，比如添加心包结构、左心房以及周围大血
管，再利用不同的方法[27]来建立计算模型等等． 
 
 
附录 A： 
为了隐式追踪并且分割目标边界，可引入水平
集函数  ，使得其零等值线即为内、外壁所在位
置． 
为了使得算法能够适用于非均匀图像的分割，
特别引入了边缘检测算子，构造出如下拟局部二值
模拟项： 
  
   



 
2
20
 
2
10
1)()(
)()(
xxxx
xxxx
dHcIg
dHcIgF
New


，(A1) 
其 中    01
)()( xx dHdHgIc  ，
       02
)(1)(1 xx dHdHgIc  ，  、 
为 模 型 参 数 ，  H 是 Heaviside 函 数 ，
 
0
*11 IKg

 是 边 缘 检 测 算 子 （ 其 中
0
* IK

是 图 像 灰 度 值
0
I 和 Gaussian 核
  5.12 2/115.1*2 2
2


x

 eK 的卷积）． 
为了加速水平集函数零等值线的运动，减少算
法运行时间，需要利用如下几何项 
     xxx dHgFGeom  ．      (A2) 
当  为正值时，会使得  的零等值线逐渐收
缩；反之，该活动零等值线将扩张．几何项(A2)仅
与面积相关，没有利用其他的几何项（如长度项），
减少了部分偏导数的计算量，同时也简化了最终的
模型． 
最后，为了消除重新初始化水平集函数带来的
耗时影响，还可采用如下加权惩罚项 
   xdF P
2
1
2
1
 ，       (A3) 
其中，  为加权因子．综合考虑(A1)-(A3)的影响，
最终可定义如下总能量泛函： 
PGeomNewT
FFFF  ．       (A4) 
在上述总能量泛函中，
GeomNew
FF  能够驱使
水平集函数零等值线逐渐向目标边界运动，而
P
F 则
是尽量维持水平集函数为符号距离函数，从而避免
了水平集函数的重新初始化． 
固定参数 、  、  和  ，通过求解上述总能
（b） 
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量泛函(A4)关于  的变分极值问题，可以导出关于
 的 Euler-Lagrange 方程[11]： 
   
 
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
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
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g
cIgcIg
t
2
20
2
10
， (A5) 
此处，   为一维狄拉克 Delta 函数．本文将采
用上述 Level Set 图像分割模型(A5)来分割左心室
内、外壁：通过设置 Matlab 相关命令，可手动选取
初始 Level Set 函数，使得其零水平集处于左心室内
外壁之间；之后，模型参数取为 001.0  、
02.0 ，当取 5.1 时，水平集的零等值线将
收缩，用于分割左心室内壁，当取 5.1 时，水
平集的零等值线将扩张，用于分割左心室外壁． 
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In this paper, a multi-scale computational frame is proposed to simulate dynamics of the human left ventricle. First of 
all, a modified Level Set method is used to segment the cardiac magnetic resonance imaging and then reconstruct the 
3D computational domain of the left ventricle. The Holzapfel-Ogden’s nonlinear and anisotropic model is imposed to 
calculate the passive elastic response. The Fenton-Karma model with stimulus current is optimized to produce the 
reasonable membrane potential and intracellular calcium concentration. Based on the obtained calcium concentration, 
the active tension is calculated. Finally, the passive elastic response and the active tension of the left ventricle are 
coupled with the blood and the obtained fluid structure interaction is solved by the immersed boundary method. Our 
numerical results at end-diastole and end-systole are generally in good agreement with the clinical measurement and 
the earlier studies, which verifies the efficiency of the method. 
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